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概要

脳卒中を患うと身体に重大な後遺症が残り，歩行が困

難になる場合がある．歩行は人間が自立して生活してい

く上で必要不可欠な運動機能の一つであるため，運動障

害が生じた患者のリハビリテーションにおいて，自立歩

行機能の回復は重要な項目として位置付けられている．

運動機能の回復の指標の一つに Brunnstrom Stageがよ

く用いられており，理学療法士が身体の各部位の運動機

能を評価するものだが，評価の項目は多岐に渡り，評価

者・被評価者ともに時間・労力を割くものとなっている．

また，評価基準はあるものの，多くが評価者の裁量に任

される形となっており，評価の客観性・再現性・一貫性

に欠けている．

本研究では，加速度センサーから取得した加速度値をも

とに，歩行周波数を 6 つの周波数帯に分割し，高調波

各々の変位の実効値と高調波番号の両対数グラフを線形

近似した結果，鉛直方向における傾きと切片がステージ

ごとにある程度の分布に限定されることを発見し，非線

形サポートベクターマシンにて分類推定テストを行った

結果，72.42 ％ ±15.28 ％の Accuracy で分類した．加

速度センサーのみを用いているため，主観的な従来のブ

ルンストロームに比べインターオペレータエラーが少な

い手法であり，ステージに運動生理学的な意味があるこ

とを示した．

1 序章

1.1 研究の背景

日本全人口のうち 118 万人が脳卒中に罹患しており

[1]，脳卒中の代表的な後遺症として片麻痺が挙げられ

る．片麻痺とは，損傷を受けた脳の逆半身に麻痺が生

じ， 自由に身体の部位を動かすことができない運動障

害のことである．様々な程度の麻痺を残す場合が多く，

軽度の症状であれば少しの経過で完治するものの，回復
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には継続的なリハビリテーションが不可欠であり，その

一貫として「どの程度運動機能が回復したか」を評価す

る必要がある．その評価は理学療法士による主観的評価

が主流である．しかしながら，身体の部位ごとにテスト

は多岐に渡り，患者・評価者ともに時間と労力を要して

いる．また，主観的評価は診断者ごとの知識と経験に依

存し，評価の再現性や一貫性に欠け，同じような症状の

患者であっても評価が異なる場合がある．

1.2 Brunnstrom Stage

Brunnstrom Stage(ブルンストローム・ステージ，以

下：BS)とは，スウェーデンの理学療法士 Anna Signe

Sophia Brunnstrom(1898-1988) によって 1970 年に考

案された，脳卒中性片麻痺の回復過程評価指数として一

般的に用いられている評価方法である．BSは Iから V

Iまで存在し，数字が大きいほど運動機能が回復してい

ることを表す．上肢・下肢・手指のそれぞれの部位に対

して運動機能評価を行い，部位ごとに BSの評価付けが

なされる [2]．片麻痺患者は単一の筋肉・関節を自由に

動かすことが出来ず，同時に複数の部位も動いてしまう

共同運動パターンが見られるゆえに，自立歩行が可能だ

としても歩行がぎこちなくなることが報告されている

[3],[4]．BSの評価基準は「どれだけ筋力を自由に動かせ

るか」を主軸に置いており，BS ごとの症状の概要を表

1に示す [3]．

表 1 BSごとの状態と概要

BS 状態の概要

I 麻痺部位を動かせない

II 正常部位の運動につられて麻痺部位が勝手に動く

III 関節の運動が可能（個々では不可）

IV 個々の関節が少しづつ分離して動く

V より分離した運動ができる

VI 分離運動が自由に早くできる　
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1.3 従来研究

1.1 で述べた背景から，定量的かつ容易に計測できる

回復評価の１つとして，加速度センサーを用いた手法が

注目されている．加速度センサーの利点として，患者は

センサーを身体につけて歩行するだけでよく，患者の負

担は少なくて済む．また装着が容易なため，臨床現場は

勿論のこと，在宅リハビリテーションといった遠隔見守

りシステムにおいて扱いやすいという特徴がある．ま

た，運動学的な利点として，「歩行」という動作の目的

は「重心のスムーズな移動」であり，ヒトの重心は第二

仙骨あたりに位置することが報告されている [5]．その

ため，重心付近の変動を検出することで，歩行特性を得

ることができる．ちょうど腰骨にあたる第三腰椎は，第

二仙骨と位置が近いため，重心の軌跡と第三腰椎の軌跡

を近似できるとし，腰にベルト付き加速度計を装着して

測定を行う．

加速度センサーを用いた研究は盛んに行われており，

M. Henriksen らは，加速度データの実効値と歩行速度

との関係を調べた [6]．

水池氏の研究 [7] では，BS 間における歩行速度・歩

幅・加速度の RMS・加速度の自己相関係数を比較した．

患者と健常者の間に有意差が見られる特徴量をいくつか

発見したものの，BS 各々において有意差がある特徴量

はなかった．

西氏は片麻痺患者の歩行が水平・鉛直方向において非

対称的であることに着目し，フットセンサーと加速度計

を併用して腰の変位軌道を描画し，幾何学的な腰の移動

幅の特徴量５つを抽出したものを非線形サポートベク

ターマシンと多分木を用いて多クラス分類をする手法を

提案し，Accuracyは約 88 ％であった [8]．しかしなが

ら，解析の性質上，脚の接地・離地のタイミング検出が

不可欠であるためにフットセンサーを用いなければなら

ず，見守りシステムといった場面で用いるには非現実的

である．加速度値を用いて足の接地・離地を検出する手

法も幾つか提案されているが [9],[10]，健常者を対象と

した手法が殆どを占めている．片麻痺患者の加速度値は

雑音成分が多く，極値の検出が不可能であるため，加速

度のみでの検出は難しい．

本論文の共著者である中島は，加速度値をフーリエ変

換したとき，約 1Hzの整数倍の周波数にピークが検出さ

れることに着目し，各高調波の変位ベクトルを求め，新

たにベクトルを生成して特徴量を計６つ抽出し，ニュー

ラルネットワークを用いて患者と健常者の識別を行っ

た結果，100 ％の Accuracyで分類することに成功した

[11]．本研究では，[11] の研究で行われた，歩行波を各

高調波ごとに分ける手法を用い，加速度センサーのみで

BS間の分類ができるかどうかの検討と評価を行う．

1.4 加速度の測定法および座標軸

本研究では，図 1のように，x：左右方向，y：進行方

向，z：鉛直方向　と三軸をそれぞれ定義し，nを三軸の

合成（ノルム）とする．また，歩容解析の分野では「ス

トライド」と「ステップ」という単語がよく用いられる．

ストライドは「一方の脚が接地してから再び接地するま

で」を指し，対してステップは「片脚が接地してからも

う片方の脚が接地するまで」を指す．

図 1 進行方向と座標軸

図 1から，ステップ長の２倍がストライド長になるこ

とは明らかであり，周期はちょうど半分になるため，ス

テップ周波数はストライド周波数の２倍に一致する．ま

た，ストライド周波数を fs と表記することとする．

最後に，本研究における実装環境を下図に示す．

OS Windows 10 Pro

CPU Intel(R) Core(TM) i5-7200U 2.50GHz

RAM 12.0GB

開発環境 1 Visual Studio Community 2017(C言語)

開発環境 2 Jupyter Notebook(Python3.6.3)

なお，特徴量抽出までを開発環境 1で，分類推定を開

発環境 2で行った．
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2 解析方法

2.1 ストライド波とその高調波における変位m(t, h)

加速度センサー

窓関数
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フィルター
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図 2 2.1の概略図

図 2 に加速度値取得から変位変換までの概略図を示

す．加速度のフーリエ変換にガウシアンフィルター・ス

ケーリングを行い，ストライド波を基本波とした高調波

に分離して，その各々の変位m(t, h) を得る．t は時刻

[sec]，hは高調波番号を表す．

第三腰椎部分に加速度センサーを装着し，被験者ご

とに加速度値の時間変化を得る．加速度センサーは，被

験者がサンプリング周波数 100Hz，健常者が 62Hzのも

のを使用した．測定開始直後・終了直前は歩行が不安定

なため，今回は目視で歩行安定期の範囲を判断し，解析

データとして用いた．一例として，BSIV患者と健常者，

各々一人の時刻 [t]-加速度 [m/s2]グラフを図 3, 図 4に

示す．
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図 3 BSIV患者の加速度

z 軸の加速度が-10付近 に集中しているのは，地球の

重力加速度 g(≒ 9.8)が絶えず作用しているからである.

ハニング窓をかけた後に DFT(離散フーリエ変換)を

したときの周波数振幅スペクトルを図 5と図 6に示す．
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図 4 健常者の加速度
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図 5 BSIV患者の周波数スペクトル
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図 6 健常者の周波数スペクトル

次に，1.3 述べたように，ストライド周波数を基準と

した高調波に着目する．本研究では第６高調波までを解

析対象とし，それ以上の周波数帯域はノイズと見なして

カットした．[12]によると，ヒトのストライド周波数は

凡そ 0.7～1.3Hz のため，加速度の周波数振幅スペクト

ルにおける当該範囲の極大値を検出し，そのときの周波

数をストライド周波数 fs とする．その後，各高調波に

おいて，ガウシアンフィルター G1 をかける．ガウシア

ンフィルターの平均は各々ストライド周波数の整数倍，
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標準偏差は 0.3×(ストライド周波数)とした．

次に，変位の時間軸の実効値をR = (Rn, Rx, Ry, Rz)

とするとき，実効値は加速度を a(t) を用いて式 1 のよ

うに表される．

R =

√
1

N

∑
t=0

a(t)2 (N : データ総数) (1)

元の加速度から得た変位の実効値を Rbef，フィルタリ

ング後の変位の実効値を Raft とおくと，G2 をかける

ことで，G1 によって失われた本来の信号の強度と，三

軸の相対的な強度のずれを補正する．

さらに本研究では，片麻痺患者・健常者に関わらず，

z(鉛直)成分におけるステップ周波数帯にピークが観察

されたことを利用し，z 成分のステップ周波数の振幅ス

ペクトルが全被験者等しい値になるようにフィルター

G3 をかけた (図 7)．

以上の 3つのフィルターの式は下のようになる．

G1(f) =
1√
2πσ

exp

(
− (f − fh)

2

2σ2

)
(σ = 0.3fs) (2)

G2(f) =
Rbef

Raft
(3)

G3(f) =
1

zstep
(4)

以上の周波数スペクトル整形を行った後の BSIV患者の

周波数振幅スペクトルを図 7に示す．
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図 7 BSIV患者 (ノイズフィルタリング後)

次に，現時点での周波数振幅スペクトルは，ストライ

ド波～第 6 高調波までの合成波をフーリエ変換したも

のだが，これを高調波各々に分離するようなバンドパス

フィルターをかける．例として，第 4高調波のみの周波

数振幅スペクトルを図 8に示す．
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図 8 BSIV患者 (h = 4)

2.2 変位変換

前節で加速度のデータの整形を行った．本節では，加

速度から変位の変換を行う．加速度のフーリエ変換を

−ω2 で除算することで，変位のフーリエ変換が求まる．

その後，IDFT(逆離散フーリエ変換)を行い，時間領域

における変位mh(t)を得る．例として，BSIV患者・健

常者それぞれの全高調波の合成変位（つまり，前額面か

ら見た重心の軌道）を図 9,10に示す．なお，G3 で値の

正規化を行っているため，m の絶対的な値に意味は持

たない．
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図 9 BSIV患者 (x− z)

ここで補足として，2.1で述べた G1, G2, G3 のフィル

タリングの有用性を示す．バンドパスフィルターをかけ

ずに本節で示した計算を行うことで，重心の変位が得ら

れる．フィルター G をかけなかったときの BSIV 患者

の変位を図 11に示す．

図 11 を見ると，明らかに軌道が歪であり，逆に図 9

は比較的整った軌道を描いている．重心の軌道を求める

手法はいくつか提案されており，その一例として [13]が

挙げられ，当論文で提案された手法は [8]でも採用され
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図 10 健常者 (x− z)
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図 11 BSIV患者 (x− z)(Gなし)

ており，本論文の提案手法で得られた軌道と非常によく

似ている．このことから，3つの Gフィルターは有用で

あることが分かる．

2.3 特徴量抽出

前項で高調波ごとの変位ベクトルmh(t) を得た．こ

れの実効値を計算した結果 rh = (rhn, rhx, rhy, rhz)

は，

rh =

√
1

N

∑
t=0

mh(t)2 (N : データ総数) (5)

で計算できる．h と rh の値を二次元座標にプロット

したものを図 12に示す．

h と rh を両対数グラフにプロットし直し，線形近似

を行う．このときのグラフは図 13のようになる．図 13

において，4成分各々に対して，log(h)− log(rh)グラフ

を最小二乗法で線形近似し，求まる直線の切片と傾きを

それぞれ a = (an, ax, ay, az), b = (bn, bx, by, bz) とし，
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図 12 BSIV患者の h− rh
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図 13 BSIV患者の log(h)− log(rh)

特徴量として抽出する．また，線形回帰したときの相関

係数の絶対値を図 14に示す．

図 14 線形近似した際の相関係数
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3 結果

被験者は，一般的に自立歩行が可能と言われている

BSIV～VI 患者と健常者を対象に行った．BSIV 患者 8

名，BS の患者 12 名，BSVI 患者 12 名，健常者 10 名

の，計 42個の歩行データから得た特徴量 a, bの分布を

図 15に示す．

図 15 三軸ごとの a− b散布図

z(鉛直) 方向で比較的 BS ごとに分布が限定されてい

るのが観察できる．

BSごとに az, bz に有意差があるのかどうかをWelch

の t検定を用いて検定を行った結果を表 2に示す．

表 2 t検定の結果 (p < 0.05)

BS az bz

BSIV BSV 0.099 0.004

BSIV BSVI 0.717 1.33E-04

BSIV Normal 2E-04 0.226

BSV BSVI 0.016 0.127

BSV Normal 2.38E-08 0.004

BSVI Normal 1.85E-05 2.19E-05

BSV-健常者，BSVI-健常者に関しては，az, bz 両方に

おいて有意差が見られた．また，それ以外の BS間にお

いてては少なくとも az, bz どちらかに関して有意差が見

られた．

4 分類推定の実装と精度

前節で，z 軸において BS間で有意差が見られた．本

節では，z 軸の特徴量である az, bz を用いて，BS の分

類ができるのかどうかのテストを行う．

手法としては非線形 Support Vector Machine を使

用し，カーネルは RBF(Gaussian)，パラメーターはデ

フォルト値 (C = 1.0, γ = 1/2) を用いた．学習データ

とテストデータを 4対 1の割合とし，6-分割交差検証法

にてテストを行った結果，分類推定の正解率が 72.42％

±15.28 ％であった．一例として，正解率が 72.72 ％で

分類できたときの分離平面を図 16に示す．

図 16 BS分類平面の一例

前述のように，BS間で特徴量どちらか 1つの有意差

は見られるものの，分布が BS 間で重複していること

から，分類の精度は [8]の手法よりも低いものとなって

しまった．図 14 が示すように，比較的相関係数が高い

BSIV と健常者はある程度の分布に限定されているが，

相関係数が低い BSVと BSVIの分布は広範囲に渡って

おり，BSV・VI 間については明確に分布を限定するこ

とが出来なかった．そのため，線形近似する過程で有意

な特徴量が消失してしまった可能性が考えられる．

また，本論文では BS間の運動生理学的傾向の検証を

行ったが，臨床現場では，歩行特性から異常歩行の因子

を見つけることができるような手法が求められている．

1.1 でも述べたように，そもそも BS の評価方法の問題

点が「体の様々な部位における運動機能の点数化」に客

観性が欠けることであり，点数化の過程を人間が行うの

ではなく，センサーから得られた数値のみを使って工学

的に点数を算出することが，本研究の究極の目的であ

る．これが可能となれば，臨床現場や在宅リハビリプロ
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グラム等で多いに有効であると考えられる．

5 まとめ

本研究では，加速度センサーのみを用いて歩行周波数

の高調波ごとにおける変位の実効値の対数を線形近似

することで，Brunnstrom Stageの分類推定を行う手法

を提案した．解析・評価により，鉛直方向 (z 方向) の

加速度を用いることで，ステージ間で有意差がある特徴

量を発見した．ステージに運動生理学的な傾向があるこ

とを示し，歩行波を高調波ごとに分ける手法が有効であ

ることを示唆した．今後の課題としては，Brunnstrom

Stageの問題点である「運動機能の点数化の過程の主観

性」を解決すべく，加速度センサーを用いた解析の再検

討とともに，高調波ごとに特徴量を抽出し，異常歩行の

原因となる体の部位を特定し，センサー値のみでステー

ジを決定できるような解析方法を検討することである．
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